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E L E N C O D E L L E F I G U R E
Figura 1 Esempio di curve di probabilità del controllo locale del tumore
(TCP) e di probabilità di complicazioni al tessuto sano (NTCP).
L’indice terapeutico è dato dal rapporto fra il valore di TCP e
quello di NTCP. La figura (a) mostra una configurazione ideale
con un alto indice terapeutico, mentre la figura (b) mostra un caso
sfavorevole con un basso indice terapeutico. 2
Figura 2 Disegno schematico di una gamma camera. Un gamma camera è
composta essenzialmente da un collimatore, il cristallo scintillato-
re e un array di PMTs. Il collimatore ha lo scopo di selezionare i
fotoni in direzione perpendicolare alla gamma camera. L’evento
a) è un evento ottimale. L’evento b) rappresenta il caso in cui il
fotone non perpendicolare viene assorbito dal collimatore. Il caso
c) rappresenta il caso sfavorevole in cui il fotone non perpendi-
colare alla gamma camera non viene assorbito dal collimatore, e
quindi viene rivelato. Il caso d) mostra lo scattering di un fotone
nel paziente. 7
Figura 3 Dimostrazione dell’effetto di volume parziale nel caso unidimen-
sionale. La curva continua è la distribuzione "vera" di attività ,
la curva tratteggiata è la distribuzione "misurata", cioè la con-
voluzione della curva vera con la gaussiana della PSF. A causa
della PSF del sistema una frazione dell’attività viene attribuita
alle zone adiacenti (spill out). Inoltre, per distribuzioni di attività
con dimensioni minori di 2 FWHM della PSF, il valore massimo
dell’attività misurata è minore di quello vero. 11
Figura 4 Distribuzioni di attività nel caso unidimensionale. La ROI è il
segmento
[− L2 , L2 ]. La curva continua è la distribuzione di attività
vera, mentre la linea tratteggiata è la distribuzione convoluta con
la PSF. In (a) è mostrato il caso di ROI "calda" e fondo "freddo".
In (b) è mostrato il caso di ROI "fredda" e "fondo" caldo 17
Figura 5 Fatocci matematici con ROI sferiche. In (a) sono mostrate le sfere
in formato tridimensionale. (b) è l’immagine del piano equatoriale
delle sfere nella griglia fine. Lo zoom mostra il pattern dovuto
alla griglia fine. (c) è l’immagine del piano equatoriale delle sfere
nella griglia sperimentale. 22
Figura 6 Fantoccio matematico con ROI toroidale. In (a) è mostrato il
toroide in formato tridimensionale. In (b) è mostrata la sezione
sul piano x-z, con il raggio maggiore R e il raggio minore r. 23
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Figura 7 Immagine del piano equatoriale delle sfere della ricostruzione
tomografica SPECT del fantoccio NEMA IEC Body Phantom
[19]. 25
Figura 8 NEMA IEC Body Phantom [19] 25
Figura 9 NEMA SENSITIVITY Phantom [20] 26
Figura 10 Quantificazione del rapporto dei conteggi nella ROI rispetto al
fondo al variare del metodo di interpolazione sulla griglia fine.
I risultati si riferiscono alle sfere dei fantocci matematici nella
griglia sperimentale senza l’applicazione della PSF. 29
Figura 11 Quantificazione del rapporto di concentrazione nella ROI rispetto
al fondo. Fantocci matematici sferici. Nei grafici sono mostrati i
risultati ottenuti con l’algoritmo maximum likelihood expectation
maximization (MLEM) e con l’algoritmo dei gradienti coniugati
(GC), al variare del numero di iterazioni. Per la spiegazione della
leggenda "ideale" e "ideale+PSF" fare riferimento al testo nel
paragrafo 3.1.2. Nella figura (a) è mostrato il caso di rapporto
reale pari a 3, in (b) il caso di rapporto reale pari a 5 e in (c) il
caso di rapporto ideale pari a 10. 31
Figura 12 Rapporti di concentrazione calcolati sulle sfere del fantoccio NE-
MA IEC Body phantom. I rapporti di concentrazione sono stati
calcolati sia sull’immagine originale (non corretta), sia sulle im-
magini corrette tramite l’algoritmo MLEM o GC. Il valore spe-
rimentale del rapporto di concentrazione è indicato con la linea
tratteggiata. 32
Figura 13 Distribuzioni dei rapporti di concentrazione dei singoli voxels nel-
la ROI rispetto al fondo. Fantocci matematici sferici con rapporto
di concentrazione pari a 3 (a), 5 (b) e 10 (c). 39
Figura 14 Profilo lungo l’asse centrale x del piano equatoriale della sfera
di 28 mm di diametro. Fantoccio matematico sferico corretto con
algoritmo MLEM (a, c, e) e con algoritmo GC (b, d, f). Rapporto
di concentrazione di attività della ROI rispetto al fondo, pari a 3
per le figure in alto, 5 per le figure al centro e 10 per le figure in
basso. 40
Figura 15 Profilo lungo l’asse centrale x del piano equatoriale della sfera
di 37 mm di diametro. Fantoccio matematico sferico corretto con
algoritmo MLEM (a, c, e) e con algoritmo GC (b, d, f). Rapporto
di concentrazione di attività della ROI rispetto al fondo, pari a 3
per le figure in alto, 5 per le figure al centro e 10 per le figure in
basso. 41
Figura 16 Profilo lungo l’asse centrale x del piano equatoriale della sfera
di 37 mm di diametro. Fantoccio matematico sferico corretto con
algoritmo MLEM (a) e con algoritmo GC (b). All’aumentare del
numero di iterazioni l’artefatto di Gibbs muta da overshoot a
oscillazione. 42
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Figura 17 Distribuzioni dei rapporti di concentrazione dei singoli voxels
nella ROI rispetto al fondo. Fantocci matematici toroidali con
rapporto di concentrazione pari a 3 (a) e 10 (b). 43
Figura 18 Distribuzioni dei rapporti di concentrazione dei singoli voxels
nella ROI rispetto al fondo. I grafici si riferiscono alle immagini
delle sfere dell’IEC NEMA Body phantomcorrette con l’algoritmo
MLEM o GC, dopo 5 iterazioni (a) e 10 iterazioni (b). Il rapporto
di concentrazione sperimentale è di 10.5. 44
Figura 19 Profilo lungo l’asse centrale x del piano equatoriale della sfera
di 28 mm di diametro (a) e 37 mm di diametro dell’immagine
sperimentale fantoccio NEMA IEC Body Phantom. I profili sono
stati estratti dalle immagini corrette con l’algoritmo MLEM. 45
Figura 20 Profilo lungo l’asse centrale x del piano equatoriale della sfera
di 28 mm di diametro (a) e 37 mm di diametro dell’immagine
sperimentale fantoccio NEMA IEC Body Phantom. I profili sono
stati estratti dalle immagini corrette con l’algoritmo GC. 45
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A C R O N I M I
CT Computerized Tomography
FWHM Full Width at Hapf Maximum, Larghezza a metà altezza
GC Gradienti Coniugati
MIRD Medical Internal Radiation Dose commitee
MLEM Maximum Likelihood Expectation Maximization
MRI Magnetic Resonance Imaging, Imaging a risonanza magnetica
NTCP Normal Tissue Complication Probability, Probabilità di complicazioni
ai tessuti sani
PET Positron Emission Tomography, Tomografia a emissione di positroni
PMT Photomultiplier Tube, Tubo fotomoltiplicatore
PSF Point Spread Function
PVE Partial Volume Effect, Effetto di volume parziale
ROI Region of Interest, Regione di interesse
SPECT Single Photon Emission Tomograpy, Tomografia a emissione di singolo
fotone




I N T R O D U Z I O N E
1.1 cenni di radioterapia
L’uso di radiazioni ionizzanti per il trattamento di neoplasie è una tecnica ormai consoli-
data da anni che va sotto il nome di radioterapia. Durante l’irraggiamento, le reazioni
chimiche che avvengono all’interno delle cellule in seguito all’interazione con la radia-
zione possono indurre danni permanenti al DNA che si riflettono in mutazioni cellulari,
arresto permanente del ciclo cellulare oppure morte cellulare.
La grandezza di principale interesse in radioterapia è la dose assorbita, D. La dose





dove dE è l’energia depositata dalla radiazione nel volume di massa dm.
L’unità di misura della dose assorbita è il Gray (Gy), definito come 1Gy = 1 Joulekg . A
parità di irraggiamento, i valori di dose assorbita sono specifici per il mezzo irraggiato.
Lo scopo principale di un trattamento radioterapico è quello di indurre la morte
cellulare di tutte le cellule tumorali in seguito alla somministrazione di una certa
quantità di radiazione. Il danno alle cellule da parte della radiazione ionizzante è
però un processo casuale, pertanto esiste una probabilità non nulla che alcune cellule
sopravvivano all’irraggiamento.
Dagli studi di sopravvivenza cellulare in seguito a irraggiamento con radiazioni
ionizzanti è possibile calcolare la probabilità di controllo locale del tumore (TCP, Tumor
Control Probability). La probabilità di controllo locale del tumore indica la probabilità
che tutte le cellule tumorali vengano uccise in seguito alla somministrazione di una
certa quantità di radiazione pari ad una dose assorbita D in acqua. Se in media ad un
certa dose D vengono uccise a(D) cellule, la probabilità PD(n) che n cellule sopravvivano
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(a) (b)
Figura 1: Esempio di curve di probabilità del controllo locale del tumore (TCP) e di probabilità
di complicazioni al tessuto sano (NTCP). L’indice terapeutico è dato dal rapporto fra il
valore di TCP e quello di NTCP. La figura (a) mostra una configurazione ideale con un
alto indice terapeutico, mentre la figura (b) mostra un caso sfavorevole con un basso
indice terapeutico.
La probabilità di controllo locale del tumore è quindi definita come
TCP(D) = PD(n = 0) = e−a(D) (3)
Lo studio di sopravvivenza cellulare viene effettuato anche sulle cellule sane, costruendo
così la cosiddetta curva di probabilità di complicazioni del tessuto sano (NTCP, Normal
Tissue Complication Probability).
Un trattamento radioterapico efficace è caratterizzato da una dose assorbita in acqua
tale per cui il valore di TCP è prossimo a 1 (tutte le cellule tumorali vengono uccise),
mentre il valore di NTCP è vicino allo zero (bassa probabilità di complicazioni del tessuto
sano). Un esempio di curve di TCP e NTCP è mostrato in figura 1. In particolare la
figura 1 (a) mostra una configurazione ideale per la somministrazione di un trattamento
radioterapico, mentre la figura (b) mostra un caso sfavorevole.
Una corretta valutazione dosimetrica è quindi alla base della valutazione dell’efficacia
di un trattamento con radiazioni ionizzanti.
1.2 la radioterapia metabolica
La radioterapia metabolica (o terapia radiometabolica, TRM) è una tecnica di radio-
terapia interna che consiste nella somministrazione per via sistemica di radioisotopi
(radiofarmaci).
I radiofarmaci sono composti chimici caratterizzati da una molecola detta vettore
con proprietà chimico-fisiche-biologiche specifiche per l’organo, tessuto o processo
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fisiologico di interesse clinico, alla quale è stato aggiunto un isotopo radioattivo. Nel caso
di radiofarmaci per radioterapia metabolica gli isotopi radioattivi sono atomi emettitori
di particelle β−, oppure di particelle α, legati a molecole in grado di fissarsi nelle cellule
tumorali. Le particelle β− e α sono caratterizzate da un deposito "locale" di energia,
fino a un centimetro per le prime e di qualche µm per le seconde, per cui è possibile
irraggiare in modo selettivo le cellule tumorali risparmiando i tessuti sani.
Un esempio di radioterapia metabolica è l’ablazione tramite iodio radioattivo del
residuo tiroideo post-chirurgico nei pazienti con carcinoma tiroideo a rischio intermedio
o alto di mortalità e recidiva. Il radioisotopo utilizzato è lo 131I. Lo 131I emette sia
particelle β− sia fotoni. Le particelle β− vengono emesse principalmente con un energia
massima di 606 keV (89% di abbondanza di emissione) per cui hanno un range nel
tessuto minore di 1 mm. La dose assorbita risulta quindi localizzata nella regione di
captazione. L’emissione dei fotoni, principalmente di energia pari a 364 keV (81% di
abbondanza di emissione), permette invece il tracciamento del radioisotopo all’interno
dell’organismo mediante scintigrafia o tomografia a emissione di singolo fotone (Single
Photon Emission Computed Tomography, SPECT).
Il trattamento viene effettuato somministrando un’attività di 131I compresa fra 1.1 GBq
(30 mCi) e 3.7 GBq (100 mCi), per la terapia di sola ablazione, e fino a 11.1 GBq (300
mCi) nel caso di metastasi [1, 2]. Lo scopo della terapia è sia quello di ablare i residui di
tessuti tiroidei neoplastici in modo da ridurre il rischio di recidive, sia di localizzare e
trattare le metastasi iodio-captanti.
Lo 131I viene anche utilizzato per marcare la metaiodobenzilguanidina (131I-MIBG),
un analogo della noradrenalina. Il radiofarmaco 131I-MIBG viene utilizzato per l’indivi-
duazione dei tumori neuroendocrini e delle loro metastasi, e in alcuni casi anche come
trattamento radioterapico [3, 4]. Le attività somministrate per il trattamento terapico
variano fra 3.7 GBq (100 mCi) e 11.1 GBq (300 mCi).
Un altro esempio di radioterapia metabolica è il trattamento di metastasi ossee con 89Sr
e 153Sm, oppure più recentemente con 223Ra. 89Sr e 153Sm sono radioisotopi emettitori
β−, mentre il 223Ra è un emettitore α. La terapia con 223Ra delle metastasi ossee dovute a
carcinoma della prostata ormono-refrattario ha mostrato un aumento della sopravvivenza
globale di 3.6 mesi e un ritardo nella comparsa del primo evento scheletrico sintomatico
di circa 6 mesi [5]. Per i trattamenti con 223Ra l’attività raccomandata è di 50 kBqkg (1.35
mCi
kg ) per 6 dosi da somministrare in 4 settimane [6].
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1.2.1 Dosimetria in radioterapia metabolica
Come in tutti i trattamenti che coinvolgono l’uso di radiazione ionizzante (radioterapia
con fasci esterni e brachiterapia), anche la radioterapia metabolica necessita di uno studio
dosimetrico per la valutazione dell’efficacia del trattamento e degli effetti collaterali
dovuti all’irraggiamento dei tessuti sani.
La valutazione dosimetrica può avvenire sia post-trattamento, per la valutazione della
reale efficacia del trattamento, sia prima del trattamento, per la determinazione della
massima attività somministrabile tale da limitare l’irraggiamento dei tessuti sani.
Rispetto alla radioterapia con fasci esterni o alla brachiterapia, le sorgenti di radiazione
in radioterapia metabolica non sono localizzate, ma vengono distribuite nei vari organi
e tessuti coinvolti sia nei processi chimici che nel percorso fisiologico della molecola
che costituisce il radiofarmaco. Inoltre, la distribuzione del radiofarmaco non è fissa nel
tempo, ma varia secondo i processi chimici e fisiologici tipici di ogni paziente. Per cui,
il calcolo dosimetrico nella regione di interesse (sia essa l’organo a rischio oppure la
lesione che si vuole trattare) deve tenere in considerazione sia l’irraggiamento dovuto
alla presenza di più sorgenti (i vari tessuti in cui è coinvolta la molecola), sia i tempi di
ritenzione (uptake) che di eliminazione (clearance) del radiofarmaco.
La commissione MIRD (Medical Internal Radiation Dose commitee) ha fornito il
modello matematico per il calcolo della dose per l’impiego di radiofarmaci [7].
Secondo il modello MIRD, il rateo di dose assorbita in un tessuto bersaglio rT da parte





A(rs, t)S(rT ←− rs, t) (4)
dove A(rs, t) è l’attività di radiofarmaco nel tessuto sorgente e S(rT ←− rs, t) è il rateo di
dose media assorbita dal tessuto bersaglio rT dopo un tempo t dalla somministrazione
del radiofarmaco, per unità di attività presente nel tessuto sorgente rs.
La dose assorbita al tempo TD è quindi data da:




A(rs, t)S(rT ←− rs, t)dt (5)
Nelle terapie radiometaboliche il tempo TD è solitamente uguale ad infinito.
I valori di S dipendono dal radionuclide e dal modello scelto per rappresentare il
paziente o il tessuto di interesse. I valori di S possono essere calcolati considerando un
fantoccio computazionale standard, oppure dalle immagini di CT (Computed Tomo-
graphy) o di risonanza magnetica, dove le regioni di interesse sono gli interi organi o
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tessuti, o parte di essi. I valori di S possono anche essere calcolati a livello di singolo
voxel per la dosimetria voxel-by-voxel. In questo caso lo schema MIRD viene applicato a
livello di voxel.
I valori di attività A possono essere misurati da immagini di scintigrafia, oppure da
immagini di tomografia SPECT o PET (Positron Emission Tomography), a seconda del
radioisotopo utilizzato e dalle esigenze del paziente.
Nel caso in cui il radioisotopo utilizzato per la terapia non ha emissione di particelle
β+ oppure di fotoni utili per un esame di tomografia emissiva, vengono utilizzati altri ra-
dioisotopi sottoforma di radiofarmaci con la stessa cinetica metabolica del radiofarmaco
che si vuole utilizzare per la terapia.
In questo lavoro viene trattato il problema della quantificazione dell’attività a partire
da immagini di tomografia SPECT. I fondamenti su cui si basa la trattazione sono però
facilmente applicabili anche alle altre modalità di imaging emissivo.
1.3 imaging spect quantitativo
1.3.1 Acquisizione delle immagini SPECT
Lo scopo di una tomografia SPECT è quello di costruire una mappa tridimensionale
della distribuzione di un radiofarmaco all’interno del paziente tramite la rivelazione
della radiazione emessa dal radiofarmaco. Particelle β− e particelle α vengono fermate
da pochi mm di tessuto, per cui le immagini vengono costruite in seguito alla rivelazione
dei fotoni che non vengono assorbiti dal paziente. I rivelatori dei tomografi SPECT sono
ottimizzati per la rivelazione di fotoni in un intervallo di energia fra 80 keV e 500 keV,
intervallo energetico tipico dei fotoni emessi dai radiofarmaci utilizzati in clinica.
Il modulo di rivelazione della radiazione di un tomografo SPECT è la gamma camera.
Una gamma camera tipicamente utilizzata in clinica è di forma rettangolare di dimensioni
comprese fra 40 cm e 60 cm per lato e viene usata per acquisire immagini bidimensionali.
Una gamma camera montata su un gantry rotante può acquisire immagini bidimensionali
a diversi angoli rispetto all’asse del paziente. Le immagini bidimensionali così acquisite
vengono poi elaborate tramite algoritmi di ricostruzione di immagini tridimensionali,
dando luogo alla mappa della distribuzione del radiofarmaco all’interno del paziente.
Una gamma camera è principalmente costituita da un cristallo scintillatore di NaI(Tl)
(Ioduro di Sodio attivato al Tallio) accoppiato ad una matrice di tubi fotomoltiplicatori
(PMT). Un fotone emesso dal radionuclide all’interno del paziente e che incide sul
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cristallo scintillatore può perdere la sua energia attraverso l’interazione con gli atomi del
cristallo, lasciandoli in uno stato eccitato. La diseccitazione degli atomi causa l’emissione
di fotoni luminosi (luce di scintillazione) che vengono poi convertiti in carica elettrica
nei tubi fotomoltiplicatori.
La luce di scintillazione viene emessa in modo isotropo per cui i fotoni luminosi
colpiscono solitamente più tubi fotomoltiplicatori. La carica elettrica di ciascun foto-
moltiplicatore viene quindi elaborata all’interno di un opportuno circuito logico che
determina le coordinate spaziali dell’evento di scintillazione all’interno del cristallo.
Il paziente e il sistema di rivelazione sono collocati nello spazio all’interno di uno stesso
sistema di riferimento per cui le coordinate spaziali del cristallo scintillatore coincidono
con quelle del paziente. Ai fini della ricostruzione della distribuzione spaziale del
radiofarmaco nel paziente, è necessario che le coordinate spaziali del punto di rivelazione
del fotone coincidano con le coordinate spaziali del punto della sua emissione (cioè la
posizione del radionuclide). I fotoni utili per questo scopo sono quindi solamente quelli
emessi perpendicolarmente alla gamma camera. I fotoni emessi ad altri angoli, a seconda
della distanza fra il paziente e la gamma camera, vengono rivelati in punti più o meno
lontani rispetto al punto di emissione e non permettono quindi la misura del punto di
emissione.
Per questo motivo le gamma camere sono equipaggiate di collimatori multi-foro
con la funzione appunto di selezionare solo quei fotoni emessi perpendicolarmente
alla gamma camera. I collimatori sono solitamente fatti di piombo, o materiale ad alto
numero atomico, in modo da assorbire i fotoni che incidono sulle pareti dei fori (i
setti). Il collimatore viene dunque posizionato davanti al cristallo scintillatore e viene
scelto a seconda del radioisotopo utilizzato, cioè in base all’energia dei fotoni emessi.
Il processo di assorbimento di un fotone da parte del materiale attraversato è però un
fenomeno aleatorio per cui una parte dei fotoni che incide sui setti del collimatore riesce
ugualmente ad arrivare al cristallo scintillatore.
Un’altra sorgente di errore nella misura della distribuzione del radiofarmaco è lo
scattering all’interno del paziente. Nello scattering, l’interazione del fotone con gli
atomi del tessuto causa una deviazione del percorso del fotone che può casualmente
venire diretto verso la gamma camera. Il punto in cui è avvenuto lo scattering viene
quindi misurato come punto di emissione del fotone, dando così luogo ad una misura
errata della distribuzione del radiofarmaco. Solitamente i fotoni che subiscono una
deviazione perdono parte della loro energia iniziale. Ponendo una finestra energetica di
accettazione degli eventi è possibile escludere dalla misura quei fotoni che hanno subito
lo scattering. La finestra energetica viene centrata sul valore di energia dei fotoni emessi
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Figura 2: Disegno schematico di una gamma camera. Un gamma camera è composta essenzial-
mente da un collimatore, il cristallo scintillatore e un array di PMTs. Il collimatore ha lo
scopo di selezionare i fotoni in direzione perpendicolare alla gamma camera. L’evento a)
è un evento ottimale. L’evento b) rappresenta il caso in cui il fotone non perpendicolare
viene assorbito dal collimatore. Il caso c) rappresenta il caso sfavorevole in cui il fotone
non perpendicolare alla gamma camera non viene assorbito dal collimatore, e quindi
viene rivelato. Il caso d) mostra lo scattering di un fotone nel paziente.
dal radiofarmaco e la larghezza è solitamente ±10%. Solo i fotoni che hanno rilasciato
nella gamma camera un’energia all’interno della finestra energetica vengono utilizzati
per la formazione dell’immagine.
Una rappresentazione schematica di una gamma camera è mostrata in figura 2. I casi
(a) e (b) indicano la condizione ideale per la formazione dell’immagine, mentre i casi
(c) e (d) mostrano le due sorgenti di rumore nella formazione dell’immagine, e cioè la
rivelazione di un fotone non perpendicolare alla gamma camera e la rivelazione di un
fotone di scattering.
I tomografi SPECT possono possono avere fino a tre gamma camere per acquisire
contemporamente le immagini bidimensionali a diversi angoli e quindi ridurre la durata
dell’esame.
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1.3.2 Costruzione di immagini SPECT quantitative
La ricostruzione di immagini tomografiche SPECT a partire dalle immagini bidimensiona-
li acquisite tramite la gamma camera dà luogo ad una rappresentazione tridimensionale
della distribuzione del radiofarmaco all’interno del paziente.
Il volume entro cui si vuole misurare la distribuzione del radiofarmaco viene rappre-
sentato tramite elementi di volume elementari chiamati voxel. Attraverso gli algoritmi
di ricostruzione di immagini tridimensionali ad ogni voxel viene associato un valore
che, nelle immagini SPECT quantitative, è rappresentativo di una stima dell’attività del
radiofarmaco in quel volume.
I processi fisici che intercorrono fra l’emissione dei fotoni da parte del radiofarmaco e
la loro rivelazione nella gamma camera influiscono sulla stima della distribuzione di
attività. Questi processi sono lo scattering e l’attenuazione nel paziente.
Per quanto riguarda il primo processo, come descritto nelle sezione precedente, la
posizione del punto di scattering è misurata erroneamente come punto di emissione,
per cui, nella ricostruzione tridimensionale della distribuzione di attività, lì dove è
effettivamente presente il radiofarmaco verrà misurato un numero di fotoni minore.
L’attenuazione riguarda l’assorbimento dei fotoni da parte dei tessuti, per cui un
numero minore di fotoni verrà rivelato dalla gamma camera tanto più tessuto dovrà
essere attraversato. Questo significa che a parità di concentrazione di attività, le sorgenti
collocate in profondità all’interno del paziente verranno ricostruite come sorgenti con
una concentrazione di attività minore rispetto alla sorgenti collocate più in superficie.
Uno studio ha dimostrato che i processi fisici di scattering e attenuazione portano ad
una severa sottostima del valore di attività [8]. Per una maggiore accuratezza della stima
dell’attività a fini dosimetrici è quindi raccomandato l’uso di algoritmi di ricostruzione
che prevedono la correzione per questi due effetti [9].
Molti degli algoritmi utilizzati oggi nella pratica clinica offrono la possibilità di avere
immagini corrette per i processi di scattering e attenuazione.
1.3.3 L’effetto di volume parziale
Nonostante le correzioni per gli effetti di scattering e attenuazione, la quantificazione del-
l’attività dei radiofarmaci nelle immagini SPECT risulta compromessa dalla risoluzione
spaziale tomografica del sistema.
La risoluzione spaziale di un sistema di imaging è la capacità del sistema di distinguere
due oggetti vicini.
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In particolare, la risoluzione spaziale di un tomografo SPECT deriva dalla risoluzione
spaziale della gamma camera e dipende dall’algoritmo di ricostruzione dell’immagine
utilizzato.
La risoluzione spaziale della gamma camera è data dalla somma della risoluzione
spaziale intrinseca e della risoluzione del collimatore.
La risoluzione spaziale intrinseca è la risoluzione spaziale del solo modulo di rive-
lazione composto da cristallo scintillatore e PMTs. Il primo fattore che contribuisce a
definire la risoluzione spaziale intrinseca è lo scattering multiplo all’interno del cristallo.
In ogni punto in cui è avvenuto lo scattering viene creata la luce di scintillazione, per cui
la posizione dell’evento viene ricostruita a partire da un’area estesa definita dai punti
di scattering. Questo fenomeno è però limitato nei fotoni di bassa energia in quanto
l’effetto predominante è l’assorbimento fotoelettrico.
Il secondo fattore che determina la risoluzione spaziale intrinseca è dovuto alle
fluttuazioni statistiche dei fotoni di scintillazione rivelati dai PMTs. Il processo di
rivelazione segue una statistica poissoniana, per cui se in media, per un evento di
scintillazione vengono rivelati N fotoni di scintillazione, la variazione nel numero di
fotoni di scintillazione rivelati fra un evento ed un altro è dato da
√
N. Queste fluttuazioni
si ripercuotono sulla corrente generata dal PMT. Dal momento che la posizione del
punto di scintillazione viene calcolata tramite un’analisi delle correnti rivelate da ogni
PMT, le fluttuazioni delle correnti generate dai PMTs causano anche una fluttuazione
nel calcolo della posizione.
La risoluzione spaziale del collimatore è data dalla combinazione della sua risposta
geometrica con la probabilità di scattering e attenuazione dei fotoni nei setti. La risposta
geometrica indica la frazione di fotoni che passa attraverso i fori senza interagire nei setti
e può essere calcolata analiticamente. Ad esempio, per un collimatore a fori paralleli la
risoluzione spaziale è data da Rcoll ≈ d(le f f +b)le f f , mentre per un collimatore pin−hole è
data da Rcoll ≈ de f f ,R l+bl . Per la descrizione delle variabili fare riferimento al capitolo 14
della referenza [10].
La probabilità di scattering e attenuazione nei setti non ha una espressione analitica e
il calcolo viene effettuato tramite metodi Monte Carlo.
Molti algoritmi di ricostruzione utilizzati in clinica prevedono la correzione per la
risoluzione spaziale della gamma camera. Per problemi di amplificazione del rumore
tipici degli algoritmi di ricostruzione iterativi e per questioni di ottimizzazione del
contrasto dell’immagine per migliorarne le capacità diagnostiche, le immagini tomogra-
fiche finali risultano caratterizzate da una risoluzione spaziale "residua" che è specifica
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dell’algoritmo di ricostruzione. Questa risoluzione spaziale residua è la risoluzione
spaziale tomografica del sistema.
La risoluzione spaziale tomografica del sistema può influire severamente sulla quanti-
ficazione dell’attività.
La risoluzione spaziale di un sistema di imaging viene definita come la Full Width at
Half Maximum (FWHM) della Point Spread Function (PSF) del sistema.
La PSF è la risposta del sistema di imaging ad una sorgente puntiforme di attività.
Dall’immagine della sorgente puntiforme vengono estratti i profili lungo diverse di-
rezioni, solitamente x e y, e nel caso tridimensionale, z. I profili della PSF hanno una
forma a campana che viene solitamente rappresentata tramite una funzione gaussiana.
La risoluzione spaziale è quindi calcolata attraverso la ben nota relazione:
FWHM = 2.35 · σ (6)
dove σ è la deviazione standard della curva gaussiana.
A partire dalla PSF del sistema di imaging, la misura di una distribuzione di attività
può essere descritta matematicamente come:
Am(x, y, z) = Ar(x, y, x)
⊗
PSF(x, y, z) (7)
dove Am(x, y, z) è la distribuzione di attività misurata è Ar(x, y, z) è la distribuzione di
attività reale.
In figura 3 è mostrato un esempio nel caso unidimensionale di distribuzione di attività
reale (curva continua) con la corrispettiva distribuzione di attività misurata (curva
tratteggiata).
Dalla figura è possibile notare due effetti dovuti alla PSF.
Il primo è che a causa della PSF una frazione di attività viene attribuita erroneamente
alle zone adiacenti. Questo effetto viene detto di spill out.
Il secondo effetto della PSF riguarda il valore massimo della distribuzione di attività
misurata che diminuisce a partire da distribuzioni reali con dimensioni minori di
2·FWHM della PSF.
L’insieme dello spill out e del fenomeno di apparente diminuzione dell’intensità della
sorgente è detto effetto di volume parziale[10, 11].
Nella quantificazione dell’attività a partire da immagini tomografiche, l’effetto di
volume parziale causa una sottostima del valore reale.
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Figura 3: Dimostrazione dell’effetto di volume parziale nel caso unidimensionale. La curva
continua è la distribuzione "vera" di attività , la curva tratteggiata è la distribuzione
"misurata", cioè la convoluzione della curva vera con la gaussiana della PSF. A causa
della PSF del sistema una frazione dell’attività viene attribuita alle zone adiacenti (spill
out). Inoltre, per distribuzioni di attività con dimensioni minori di 2 FWHM della PSF,
il valore massimo dell’attività misurata è minore di quello vero.
1.3.4 Correzione dell’effetto di volume parziale
Ai fini della quantificazione dell’attività di un radiofarmaco a partire da immagini SPECT
(o PET), l’effetto di volume parziale deve essere tenuto in considerazione.
Metodi di correzione per questo effetto possono essere implementati sia durante il
processo di ricostruzione tomografica, sia sulle immagini tomografiche finali.
Nel primo caso la PSF del sistema viene direttamente inclusa nella matrice di risposta
del sistema dell’algoritmo di ricostruzione. Si ottiene quindi un’immagine tomografica
con la PSF deconvoluta su cui effettuare la misura dell’attività. In clinica però gli
algoritmi sono spesso proprietari della ditta che li ha forniti. Essi inoltre dipendono
fortemente dal sistema tomografico e dal tipo di acquisizione, per cui questo metodo di
correzione risulta più difficile da implementare.
Nel secondo caso invece, i metodi di correzione si basano principalmente sul calcolo
di fattori di correzione da applicare alla misura di attività effettuata sulle immagini
tomografiche.
I fattori di correzione possono essere calcolati su forme ideali, quali ad esempio sfere o
ellissoidi di varie dimensioni, che vengono poi applicati sulle ROIs (Region of Interests)
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con simili fattori di forma [12, 13]. Lo svantaggio di questo metodo è che non tutte le
ROIs possono essere approssimate a delle forme ideali.
I fattori di correzione possono anche essere calcolati tramite l’uso di immagini morfo-
logiche come CT o MRI dove è possibile segmentare le ROIs ad una più alta risoluzione
spaziale. Vengono così costruite delle immagini ideali alle quali viene applicata la PSF
del sistema tramite convoluzione. Dal confronto fra l’immagine ideale e quella convoluta
con la PSF vengono estratti i fattori di correzione da applicare alle ROIs [14]. Questi
metodi hanno lo svantaggio che gli errori di coregistrazione delle immagini funzionali
con le immagini morfologiche vengono trasmessi nel calcolo dei fattori di correzione.
Inoltre, non tutte le lesioni che compaiono nell’imaging funzionale vengono rivelate
anche nell’imaging morfologico.
Le immagini tomografiche possono però anche essere corrette attraverso metodi di
deconvoluzione della PSF del sistema, senza l’ausilio di immagini morfologiche [15].
I metodi di deconvoluzione fanno spesso uso di algoritmi iterativi che hanno lo svan-
taggio dell’amplificazione del rumore. Per limitare questo effetto, o si limita il numero
di iterazioni oppure si utilizzano delle funzioni di regolarizzazione che agiscono sul
fattore correttivo voxel-by-voxel calcolato ad ogni passo iterativo in modo da sopprimere
le brusche variazioni [16].
1.4 scopo del lavoro
Questo lavoro di tesi si è concentrato sulla correzione dell’effetto di volume parziale
nelle immagini tomografiche SPECT post-reconstruction, anche se la trattazione teorica
del metodo di correzione adottato è applicabile anche ad altri casi di imaging emissivo,
quali ad esempio scintigrafie oppure tomografie PET.
Il metodo di correzione del PVE adottato in questo lavoro parte dal lavoro svolto in
[17], in cui è stato sviluppato un metodo per il calcolo di fattori correttivi da applicare
alla misura dell’attività su una intera ROI. Il metodo proposto in [17] è però applicabile
principalmente nei casi di ROI cubiche, anche se buoni risultati sono stati ottenuti anche
in casi di ROI sferiche. Il metodo resta comunque di difficile applicazione per ROIs
di diversa forma geometrica. Inoltre, non permette di quantificare le disomogeneità
all’interno della ROI stessa.
Questi limiti vengono risolti tramite correzioni a livello di singolo voxel.
In questo lavoro di tesi il calcolo dei fattori correttivi proposto in [17] è stato quindi
effettuato per il singolo voxel, invece che sulla intera ROI.
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L’applicazione dei fattori correttivi su tutti i voxels dell’immagine tomografica è
stata effettuata tramite un metodo analitico e tramite due algoritmi iterativi, Maximum
Likelihood Expectation Maximization e gradienti coniugati.
L’efficacia dei metodi di correzione è stata valutata su fantocci matematici di diversa
forma e dimensioni, e al variare dei rapporti di concentrazione fra la ROI e il fondo.
I due algoritmi sono stati infine utilizzati per la correzione di un’immagine tomografica
del fantoccio NEMA IEC Body Phantom.
La base teorica per il calcolo dei fattori correttivi a livello di singolo voxel, l’imple-
mentazione dell’algoritmo di correzione e la costruzione dei fantocci matematici sono
descritti nel capitolo 2.
Il risultati ottenuti sono mostrati nel capitolo 3.
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M E T O D I E M AT E R I A L I
2.1 basi teoriche
L’ipotesi fondamentale alla base del metodo proposto in questo lavoro è che all’interno
di ogni voxel la distribuzione di attività sia costante. E’ in effetti l’unica ipotesi plausibile
dal momento che la distribuzione dell’attività all’interno del voxel è sconosciuta. L’uso
di immagini a più alta risoluzione, come ad esempio immagini CT a raggi X o immagini
MRI, aiuterebbe nella stima della distribuzione (non omogenea) dell’attività all’interno
del voxel, però lo scopo di questo lavoro è di fornire immagini SPECT quantitative a
partire dall’immagine SPECT acquisita.
Per semplicità le basi teoriche del metodo proposto vengono descritte nel caso unidi-
mensionale. La ROI è quindi indicata come un segmento compreso fra − L2 e L2 , mentre il
fondo è rappresentato da i due segmenti adiacenti a sinistra
[− 32 L,− L2 ] e destra [ L2 , 32 L].
Sono considerati tre casi: il primo prevede la ROI calda, cioè una ROI in cui è presente
dell’attività, circondata dal fondo freddo, cioè senza attività; il secondo caso è invece
l’inverso, ROI fredda e fondo caldo, mentre l’ultimo caso prevede sia ROI che fondo
caldi.
2.1.1 ROI "calda", fondo "freddo"
Consideriamo una distribuzione di attività uniforme di ampiezza AI nella ROI definita
dal segmento compreso fra − L2 e L2 (figura 4 (a)). La PSF del sistema di acquisizione è
descritta tramite la funzione gaussiana normalizzata, con una deviazione standard pari










La distribuzione di attività vista dal sistema è data dalla convoluzione fra la distribu-

























Il valore vero di attività VROI associato al segmento









M(x′, L) dx′ (10)
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sono invece detti fattori di spill out e rappresentano le frazioni di attività che vengono
attribuite alle zone circostanti alla ROI per effetto della PSF.
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2.1.2 ROI "fredda", fondo "caldo"
Consideriamo il caso in cui una ROI, definita dal segmento fra − L2 e L2 , abbia attività nulla
e sia circondata da due segmenti, uno a destra e uno a sinistra, con una distribuzione di
attività uniforme AF (figura 4 (b)). Il valore vero di attività nella ROI sarebbe ovviamente
lo zero, però a causa della PSF del sistema il valore associato alla ROI è dato da:
MROI = Hspill−in,sxVF,sx + Hspill−in,dxVF,dx (15)
dove VF,sx e VF,dx sono i valori veri delle attività nei segmenti a sinistra e destra della
ROI, mentre Hspill−in,sx e Hspill−in,dx sono detti fattori di spill in in quanto rappresentano
le frazioni di attività che dal fondo vengono attribuite alla ROI. Per questioni di simmetria
del caso considerato, Hspill−in,sx = Hspill−out,dx definito in equazione 14a e Hspill−in,dx =
Hspill−out,sx definito in equazione 14b.
2.1.3 ROI "calda", fondo "caldo"
Il caso di una ROI con attività uniforme AI circondata da due segmenti con attività
uniforme AF,sx e AF,dx può essere considerato come la combinazione dei due casi descritti
nelle sezioni 2.1.1 e 2.1.2, pertanto l’attività associata alla ROI sarà data da:
MROI = HVROI + Hspill−in,sxVF,sx + Hspill−in,dxVF,dx (16)
2.2 impostazione matematica
Ai fini della correzione voxel-by-voxel del PVE, ogni singolo voxel dell’immagine può
essere trattato come singola ROI circondata da un fondo.
Con riferimento al caso unidimensionale trattato nella sezione 2.1.3, per ogni segmento
è possibile scrivere l’equazione 16 pertanto la correzione del PVE è data dalla soluzione
del sistema di equazioni lineari:
M1 = HV1 + Hspill−in,dxV2
M2 = HV2 + Hspill−in,sxV1 + Hspill−in,dxV3






Figura 4: Distribuzioni di attività nel caso unidimensionale. La ROI è il segmento
[
− L2 , L2
]
. La
curva continua è la distribuzione di attività vera, mentre la linea tratteggiata è la
distribuzione convoluta con la PSF. In (a) è mostrato il caso di ROI "calda" e fondo
"freddo". In (b) è mostrato il caso di ROI "fredda" e "fondo" caldo
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Invertendo la matrice dei coefficienti è quindi possibile calcolare i valori veri di attività
Vi a partire dai valori misurati Mi.
Il caso unidimensionale può essere esteso al caso tridimensionale in modo naturale.











La distribuzione di attività M(x,y,z,L), cioè l’equazione 9 del caso unidimensionale,
sarà:













































































M(x′, y′, z′, L) dx′ dy′ dz′
(21)
I fattori di spill out dipenderanno dalla posizione relativa al voxel ROI. Ad esempio, il


















M(x′, y′, z′, L) dx′ dy′ dz′
(22)


















M(x′, y′, z′, L) dx′ dy′ dz′
(23)
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e così via.
Per ogni voxel dell’immagine SPECT il valore misurato sarà quindi dato da:
Mi = HVi +∑
j
Hspillout,jVj (24)
dove j varia sui voxels in un intorno del voxel ROI i in quanto lo spill out dei voxels j
molto lontani dal voxel i può essere considerato praticamente nullo.
Un’immagine SPECT è solitamente costituita da 128× 128× 128 oppure 64× 64× 64
voxels per cui l’equazione 24 applicata a tutti i voxels dà luogo ad un sistema di 1283 (o
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dove H è definito in equazione 21, Hij (con j 6= i) sono i fattori di spill out, e n = 1283
(oppure 643). Siccome lo spill out dei voxels j molto lontani dal voxel i può essere
considerato praticamente nullo, si ha che molti dei fattori di spill out Hij sono uguali a
zero.
In questo lavoro si è calcolato lo spill out di 10 voxels adiacenti a destra e sinistra
del voxel i in ogni direzione. Vale a dire che per ogni riga nella matrice di sistema in
equazione 25 solamente 213 elementi (degli n3) sono diversi da zero.
2.3 algoritmo di correzione dell’immagine
L’immagine corretta per l’effetto di volume parziale non è altro che l’insieme dei valori
Vi dell’equazione 25.
In questo lavoro sono stati testati due metodi di risoluzione del sistema di equazioni
lineari.
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Il primo è un metodo di soluzione analitico approssimato. In questo caso viene
ipotizzato che i valori misurati nei voxels che circondano il voxel ROI non siano molto
diversi dal valore vero, per cui l’equazione 24 diventa
Mi = HVi +∑
j
Hspillout,j Mj (26)









Operativamente quindi, l’immagine corretta per il PVE può essere calcolata attraverso




Nel secondo metodo invece non è fatta alcuna ipotesi e sono stati utilizzati due
algoritmi iterativi per la risoluzione del sistema di equazioni lineari. Il primo è l’algoritmo
MLEM (Maximum Likelihood Expectation Maximization), il
















dove m è l’iterazione, Vj sono i valori corretti e Hij è la matrice di sistema come definita
in equazione 25.














dove Hik (e Hji) è la matrice di sistema definita in equazione 25. α(m) è il passo di









k è il residuo calcolato nella iterazione m-esima.
Tutte le prove condotte in questo lavoro sono state effettuate utilizzando il codice
Matlab.
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2.4 costruzione dei fantocci matematici
Gli algoritmi di correzione implementati in questo lavoro sono stati testati su fantocci
matematici di diversa forma e dimensione, al variare del rapporto di concentrazione di
attività fra la ROI e il fondo.
I fantocci matematici sono stati calcolati in codice matlab.
Sono state considerate ROI sferiche con diametro da 13 mm a 37 mm (figura 5 (a)),
e ROI toroidali con raggio maggiore R = 18.5 mm e raggio minore r = 11 mm oppure
r = 6.5 mm (figura 6).
Le immagini simulate sono state calcolate in codice Matlab.
I fantocci matematici sono stati costruiti su una griglia fine di voxels cubici di lato pari
a 0.4 mm in modo tale da poter meglio approssimare le forme tondeggianti. Ai voxels
all’interno della sfera è stato associato un valore maggiore di quello dei voxels al di fuori
della sfera in modo da simulare il rapporto di concentrazione di attività fra ROI e fondo.
Le sfere nella griglia fine sono state poi convolute con la PSF del sistema.
Infine, per riportarsi al caso reale, i fantocci matematici sono stati ricampionati su
una griglia di voxels cubici di 4.4 mm di lato (griglia sperimentale). Il ricampionamento
è stato effettuato associando ad ogni voxel nella griglia sperimentale la somma dei
valori dei voxels nella griglia fine contenuti al suo interno. La figura 5 mostra i fantocci
matematici sferici tridimensionali (a) e le immagini del piano equatoriale delle sfere
nella griglia fine (b) e nella griglia sperimentale (c).
Gli algoritmi di correzione sono stati applicati sui fantocci matematici nella griglia
sperimentale.
2.5 acquisizione dei dati sperimentali
Le misure sperimentali sono state effettuate nell’ambito del lavoro descritto in referenza
[17]. Di seguito vengono riportate solo le informazioni sulla PSF e sulla immagine
sperimentale necessarie per questo lavoro.
2.5.1 Acquisizione del fantoccio NEMA IEC Body Phantom
Gli algoritmi di correzione del PVE sono stati applicati ad una immagine SPECT del
fantoccio NEMA IEC Body Phantom.
Il fantoccio è costituito da una cavità a D che simula la cavità toracica. Al centro è
posto un inserto di forma cilindrica riempito di sfere in Styrofoam per simulare il tessuto
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Figura 5: Fatocci matematici con ROI sferiche. In (a) sono mostrate le sfere in formato tridimen-
sionale. (b) è l’immagine del piano equatoriale delle sfere nella griglia fine. Lo zoom
mostra il pattern dovuto alla griglia fine. (c) è l’immagine del piano equatoriale delle
sfere nella griglia sperimentale.
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(a)
(b)
Figura 6: Fantoccio matematico con ROI toroidale. In (a) è mostrato il toroide in formato tridi-
mensionale. In (b) è mostrata la sezione sul piano x-z, con il raggio maggiore R e il
raggio minore r.
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polmonare. Nella cavità a D possono inoltre essere alloggiati 6 inserti sferici di diverse
misure. Il diametro interno degli inserti sferici è di: 10 mm, 13 mm, 17 mm, 22 mm, 28
mm, e 37 mm. Gli inserti sono posizionati in modo tale che i piani equatoriali di tutte
le sfere coincidano. Sia la cavità a D che gli inserti possono essere riempiti con liquido
radioattivo. La figura 8 mostra l’immagine del fantoccio [19].
L’immagine sperimentale su cui sono stati applicati i metodi di correzione del PVE
è stata ottenuta riempiendo gli inserti con una soluzione acquosa di 99mTc con concen-
trazione di attività pari a 11.1± 3% mCiL , mentre la cavità a D è stata riempita con la
stessa soluzione però con concentrazione pari a 1.06± 3% mCiL . Il rapporto quindi fra la
concentrazione di attività nelle ROIs (le sfere) e la concentrazione di attività nel fondo
(cavità a D) è 10.5± 6% mCiL .
L’acquisizione dell’immagine SPECT del fantoccio è stata effettuata presso il reparto di
Medicina Nucleare dell’Azienda Ospedaliera Universitaria Pisana Santa Chiara utilizzan-
do il tomografo SPECT Discovery 670 NM/CT (GE Healthcare, Waukesha, Wisconsin,
USA). I dettagli dell’acquisizione sono:
• Finestra energetica centrata su 140 keV e larghezza ±10%
• Collimatore per basse energie LEHR (Low Energy High Resolution)
• Dimensione del voxel = 4.42 mm, immagine di 128× 128× 128 voxels
• 120 proiezioni su 360◦ (passo di 3◦)
• Algoritmo di ricostruzione con correzione dello scatter e dell’attenuazione
In figura 7 è mostrata l’immagine del piano equatoriale delle sfere dell’acquisizione
SPECT ricostruita .
2.5.2 Misura della PSF
La misura della PSF è stata effettuata utilizzando il fantoccio NEMA SENSITIVITY
Phantom [20] mostrato in figura 9. Il fantoccio è costituito da 5 cilindri concentrici di
alluminio e da un capillare centrale in polietilene con diametro interno di 1 mm.
Il capillare centrale è stato riempito con una soluzione di 99mTc con una attività iniziale
pari a 6.23 mCi (230.51 MBq) distribuita su una lunghezza di 395 mm.
Il fantoccio è stato posto lungo l’asse di rotazione della gamma camera, a 25 cm di
distanza della gamma camera.
L’acquisizione SPECT è stata effettuata con i seguenti parametri:
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Figura 7: Immagine del piano equatoriale delle sfere della ricostruzione tomografica SPECT del
fantoccio NEMA IEC Body Phantom [19].
• Finestra energetica centrata su 140 keV e larghezza ±10%
• Collimatore per basse energie LEHR (Low Energy High Resolution)
• Dimensione del voxel = 2.21 mm, immagine di 256× 256× 256 voxels
• 120 proiezioni su 360◦ (passo di 3◦)
Dall’analisi dell’immagine SPECT è risultata una PSF con σ = 6.20± 0.1 mm in tutte e
tre le direzioni.
Figura 8: NEMA IEC Body Phantom [19]
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Figura 9: NEMA SENSITIVITY Phantom [20]
2.6 valutazione dell’efficacia del metodo di correzione
L’efficacia della correzione del PVE è stata valutata sia calcolando il rapporto di con-
centrazione dell’intera ROI (quantificazione della ROI), sia osservando la distribuzione
dei rapporti di concentrazione dei singoli voxels all’interno della ROI (quantificazione
del singolo voxel). Avendo creato fantocci di ROIs con una distribuzione di attività
omogenea, i voxels all’interno delle ROI nell’immagine corretta dovrebbero mostrare
tutti lo stesso valore pari al rapporto di concentrazione fra la ROI e il fondo.
2.6.1 Quantificazione della ROI
La selezione della ROI all’interno delle immagini corrette è stata effettuata costruendo
delle maschere binarie in cui i voxels all’interno della ROI hanno valore 1 mentre i
voxels sul fondo hanno valore 0. Per approssimare meglio il volume sferico della ROI, la
maschera è stata creata su una griglia fine di voxels cubici con lato pari a 0.4 mm.
Il prodotto voxel a voxel fra la maschera e l’immagine seleziona solamente i voxels
all’interno della ROI. La somma di questi voxels è quindi rappresentativa dell’attività
nella ROI.
Applicando la stessa maschera sui voxels del fondo e sommandone i valori si ottiene
la misura dell’attività sul fondo.
Il rapporto fra le due somme è il rapporto di concentrazione fra la ROI e il fondo.
Anche le immagini corrette sono state quindi ricampionate sulla griglia fine. Per il
ricampionamento sulla griglia fine è però necessario definire una funzione di inter-
polazione. La scelta standard sarebbe di ripetere nella griglia fine il valore del voxel
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nella griglia sperimentale in quanto non si ha conoscenza della distribuzione all’interno
del voxel. Questa scelta però non considera il voxel come parte di un’immagine in cui,
effettivamente, un’informazione sulla distribuzione globale c’è. E’ stata quindi effettuata
una prova interpolando i dati con una funzione lineare e con una cubica.
Per ottenere l’immagine campionata sulla griglia fine con interpolazione lineare o
cubica, è stata utilizzata la funzione interp3.m già implementata in Matlab. Come
descritto nel manuale, l’interpolazione lineare avviene sui due voxels adiacenti in ogni
direzione, mentre l’interpolazione cubica avviene su 4 voxels adiacenti in ogni direzione
e la funzione di interpolazione passa sempre per i punti originali.
Per la scelta del metodo di interpolazione sono stati simulati i fantocci sferici sulla
griglia sperimentale senza l’applicazione della PSF. E’ stata quindi valutata la capacità
dei due metodi di interpolazione di ripristinare il rapporto ideale dei conteggi fra la ROI
e il fondo.
Nel caso dell’immagine SPECT sperimentale, la misura dell’attività sul fondo è stata
ottenuta come media su 8 ROIs distribuite nell’immagine. L’errore quindi sulla valu-
tazione dell’attività sul fondo è stato calcolato come la deviazione standard degli 8
valori. L’errore sul calcolo dell’attività nella ROI è invece stato stimato considerando una
distribuzione poissoniana dei conteggi, per cui è stato posto come σ =
√
A dove A è la
somma dei conteggi nella ROI.
2.6.2 Quantificazione del singolo voxel
La distribuzione dei rapporti di concentrazione del singolo voxel rispetto al fondo è stata
effettuata costruendo una maschera binaria della ROI nella griglia sperimentale. La ma-
schera è stata quindi moltiplicata all’immagine corretta ed è stato costruito l’istogramma
dei rapporti dei voxels 6= 0 con il valor medio del fondo.
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3.1 quantificazione della roi
3.1.1 Scelta del metodo di interpolazione
In figura 10 sono mostrati i risultati dello studio sulla quantificazione dei conteggi della
ROI a seconda del tipo di interpolazione utilizzata nella conversione delle immagini
dalla griglia sperimentale a quella fine.
I risultati indicano che l’interpolazione cubica è la scelta più idonea.
Il grafico di figura 10 mostra anche che nei casi considerati, cioè di sfere fra 13 mm e
37 mm di diametro, il rapporto originale non può essere ripristinato.
Questo fenomeno è dovuto al fatto che i voxels ai bordi della sfera nella griglia
sperimentale sono un mix di sfera e fondo. Il campionamento sulla griglia sperimentale
causa la perdita delle informazioni sulla distribuzione vera all’interno del voxel e
l’interpolazione cubica riesce solo in parte a recuperarla.
Anche questo fenomeno di mix di tessuti all’interno del voxel è chiamato effetto di
volume parziale. Le immagini morfologiche, che solitamente possiedono una risoluzione
spaziale maggiore rispetto a quelle funzionali, possono essere impiegate per recuperare
l’informazione sulla composizione dei voxels.
Lo scopo di questo lavoro è però di correggere per l’effetto di volume parziale dovuto
alla PSF senza l’ausilio di immagini morfologiche.
Nella valutazione della quantificazione della ROI i valori ottimali saranno quindi
rappresentati dai valori ottenuti con le sfere simulate non convolute con la PSF, piuttosto
che dai rapporti originali.
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Figura 10: Quantificazione del rapporto dei conteggi nella ROI rispetto al fondo al variare del
metodo di interpolazione sulla griglia fine. I risultati si riferiscono alle sfere dei
fantocci matematici nella griglia sperimentale senza l’applicazione della PSF.
3.1.2 Fantocci matematici
La figura 11 mostra i risultati della quantificazione delle ROIs sferiche per i tre diversi
rapporti di concentrazione, 3 (a), 5 (b) e 10 (c).
I rapporti di riferimento (indicati nelle figure come ideale) sono i valori calcolati sulla
sfera simulata nella griglia sperimentale senza l’applicazione della PSF. I dati ideale+PSF
sono invece i rapporti ottenuti sulle sfere simulate dopo l’applicazione della PSF. I dati
in blu (MLEM3, MLEM5, MLEM10, MLEM12) sono i risultati ottenuti con la correzione
tramite l’algoritmo iterativo MLEM al variare del numero di iterazioni. I dati in rosso
(GC3, GC5, GC10, GC12) sono invece i risultati ottenuti con l’algoritmo dei gradienti
coniugati.
Nelle tabelle 1, 2 e 3 sono riportati i valori numerici. Si nota che il metodo analitico
approssimativo mostra buoni risultati soltanto nel caso del rapporto di concentrazione
più alto, però è assolutamente inappropriato nei casi di rapporti di concentrazione più
bassi.
Dai risultati si può concludere che la correzione del PVE migliora la quantificazione
della ROI per tutte le sfere e indipendentemente dal rapporto di concentrazione della
ROI rispetto al fondo, sebbene il recupero del valore vero del rapporto di concentrazione
avvenga prevalentemente per le sfere da 22 mm di diametro in su.
Questo risultato è valido anche nel caso di ROIs toroidali, in cui il recupero del
rapporto di concentrazione vero avviene nel caso di raggio minore con dimensione
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maggiore di 22 mm (tabelle 5 e 4).
Questi risultati indicano che il recupero del vero rapporto di concentrazione avviene
nel caso in cui l’estensione della ROI sia maggiore di 22 mm in tutte e tre le direzioni.
Gli algoritmi mostrano risultati paragonabili e arrivano a convergenza per un numero
di iterazioni compreso fra 5 e 10, anche se l’algoritmo dei gradienti coniugati sembra
arrivare a convergenza più velocemente rispetto all’algoritmo MLEM.
3.1.3 Tomografia NEMA IEC Body Phantom
La figura 12 mostra i rapporti di concentrazioni calcolati sull’immagine SPECT del fan-
toccio NEMA IEC Body phantom. Il rapporto di concentrazione sperimentale è di 10.5 ed
è indicato con la linea tratteggiata. Il rapporto di concentrazione calcolato nell’immagine
non corretta è severamente sottostimato per tutte le sfere. 10 iterazioni dell’algoritmo
GC riescono invece a ripristinare il rapporto di concentrazione sperimentale per le sfere
da 22 mm di diametro in su.
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Figura 11: Quantificazione del rapporto di concentrazione nella ROI rispetto al fondo. Fantocci
matematici sferici. Nei grafici sono mostrati i risultati ottenuti con l’algoritmo maxi-
mum likelihood expectation maximization (MLEM) e con l’algoritmo dei gradienti
coniugati (GC), al variare del numero di iterazioni. Per la spiegazione della leggenda
"ideale" e "ideale+PSF" fare riferimento al testo nel paragrafo 3.1.2. Nella figura (a) è
mostrato il caso di rapporto reale pari a 3, in (b) il caso di rapporto reale pari a 5 e in
(c) il caso di rapporto ideale pari a 10.31
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Figura 12: Rapporti di concentrazione calcolati sulle sfere del fantoccio NEMA IEC Body phan-
tom. I rapporti di concentrazione sono stati calcolati sia sull’immagine originale
(non corretta), sia sulle immagini corrette tramite l’algoritmo MLEM o GC. Il valore
sperimentale del rapporto di concentrazione è indicato con la linea tratteggiata.
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3.2 quantificazione del singolo voxel
3.2 quantificazione del singolo voxel
3.2.1 Fantocci matematici
Le figura 13 mostra le distribuzioni dei rapporti di concentrazione dei singoli voxels nella
ROI rispetto al fondo per i fantocci matematici sferici. Le distribuzioni ideali sarebbero
tutte accumulate nel bin relativo al rapporto di concentrazione ideale, cioè 3 per la
distribuzione in figura 13 (a), 5 per quella in (b) e 10 per quella in (c). Una percentuale
di voxels con rapporto di concentrazione minore di quello ideale c’è comunque da
aspettarsela a causa dell’effetto di volume parziale dovuto al mix di fondo e attività nei
voxels ai bordi della sfera.
I risultati nelle figure mostrano invece che alcuni voxels nelle immagini corrette hanno
un rapporto di concentrazione fino al 50% più alto del valore vero.
Questo effetto è dovuto alla presenza dei cosìddetti artefatti di Gibbs [21, 22]. Gli artefatti
di Gibbs si mostrano come "onde" intorno ai bordi degli oggetti con un repentino cambio
di contrasto e compaiono quando si cerca di ripristinare le informazioni ad alta frequenza
spaziale a partire da un campionamento a bassa frequenza. Gli artefatti di Gibbs sono
praticamente l’equivalente del fenomeno di Gibbs che si osserva quando si usa una serie
di Fourier troncata per la ricostruzione di un punto di discontinuità di una funzione
periodica [23].
Nella ricostruzione delle immagini, l’ampiezza e il numero di oscillazioni delle onde
varia a seconda della dimensione dell’oggetto rispetto alla FWHM della PSF. In alcuni
casi può anche accadere che l’artefatto di Gibbs si mostri come un picco di overshoot al
centro dell’oggetto [24].
Per valutare gli effetti degli artefatti di Gibbs, sono stati tracciati i profili lungo l’asse
centrale x del piano equatoriale delle sfere. Le figure 14 e 15 mostrano i profili delle sfere
più grandi.
Nella sfera di 28 mm di diametro (figura 14) l’artefatto di Gibbs si mostra come
overshoot. Il valore massimo al centro del profilo è maggiore rispetto al valore ideale,
rappresentato da 600 in (a), 1000 in (b) e 2000 in (c).
L’overshoot significa che la sovrastima del valore di attività avviene nei voxels più
interni della sfera. Maggiore è il numero di iterazioni e maggiore è la sovrastima.
Nella sfera di 37 mm (figura 14) di diametro si nota invece come l’artefatto di Gibbs
muta da overshoot a oscillazione al bordo della sfera all’aumentare del numero di
iterazioni. Aumentando ulteriormente il numero di iterazioni (figura 16) le oscillazioni
vengono amplificate fino ad arrivare nella condizione in cui i voxels ai bordi hanno una
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r minore 6.5 mm 11 mm
n. iterazioni 3 5 10 3 5 10
MLEM 2.04 2.13 2.27 2.58 2.66 2.74
GC 2.08 2.14 2.44 2.62 2.64 2.93
ideale 2.63 2.92
Tabella 4: Quantificazione del rapporto di concentrazione della ROI rispetto al fondo. Fantocci
matematici toroidali con rapporto ideale pari a 3. MLEM: metodo di correzione
iterativo Maximum Likelihood Expectation Maximization. GC: metodo di correzione
iterativo Gradienti Coniugati. Ideale: rapporto di concentrazione ideale che tiene conto
dell’effetto di volume parziale ai bordi della ROI (vedere sezione 3.1.1).
r minore 6.5 mm 11 mm
n. iterazioni 3 5 10 3 5 10
MLEM 5.87 6.35 7.06 8.20 8.55 8.93
GC 5.88 6.14 7.49 8.30 8.37 9.68
ideale 8.33 9.23
Tabella 5: Quantificazione del rapporto di concentrazione della ROI rispetto al fondo. Fantocci
matematici toroidali con rapporto ideale pari a 10. MLEM: metodo di correzione
iterativo Maximum Likelihood Expectation Maximization. GC: metodo di correzione
iterativo Gradienti Coniugati. Ideale: rapporto di concentrazione ideale che tiene conto
dell’effetto di volume parziale ai bordi della ROI (vedere sezione 3.1.1).
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concentrazione di attività superiore rispetto al valore ideale (2000 nel caso mostrato in
figura) mentre i voxels centrali hanno una concentrazione di attività inferiore.
Gli stessi risultati si ottengono nel caso dei fantocci matematici toroidali. I voxels nelle
immagini corrette hanno un rapporto di concentrazione fino al 40% più alto del valore
vero (figura 17).
Esistono in letteratura diversi metodi, detti di regolarizzazione, per limitare gli artefatti
di Gibbs. L’implementazione di un metodo di regolarizzazione è oggetto degli sviluppi
futuri di questo lavoro.
3.2.2 Tomografia NEMA IEC Body Phantom
Le figura 18 mostra le distribuzioni dei rapporti di concentrazione dei singoli voxels
nella ROI rispetto al fondo.
Come per le sfere simulate, anche nelle sfere sperimentali si nota una sovrastima dei
rapporti di concentrazione a livello del singolo voxel. La sovrastima arriva a più del
doppio del valore sperimentale.
Anche in questo caso la sovrastima è dovuta alla presenza degli artefatti di Gibbs, come
mostrano i profili in figura 20. Per rispettare il rapporto di concentrazione sperimentale
il valore massimo del voxel centrale dovrebbe essere circa 2100.
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Figura 13: Distribuzioni dei rapporti di concentrazione dei singoli voxels nella ROI rispetto al
fondo. Fantocci matematici sferici con rapporto di concentrazione pari a 3 (a), 5 (b) e
10 (c).
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Figura 14: Profilo lungo l’asse centrale x del piano equatoriale della sfera di 28 mm di diametro.
Fantoccio matematico sferico corretto con algoritmo MLEM (a, c, e) e con algoritmo
GC (b, d, f). Rapporto di concentrazione di attività della ROI rispetto al fondo, pari a
3 per le figure in alto, 5 per le figure al centro e 10 per le figure in basso.
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Figura 15: Profilo lungo l’asse centrale x del piano equatoriale della sfera di 37 mm di diametro.
Fantoccio matematico sferico corretto con algoritmo MLEM (a, c, e) e con algoritmo
GC (b, d, f). Rapporto di concentrazione di attività della ROI rispetto al fondo, pari a
3 per le figure in alto, 5 per le figure al centro e 10 per le figure in basso.
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(a) (b)
Figura 16: Profilo lungo l’asse centrale x del piano equatoriale della sfera di 37 mm di diametro.
Fantoccio matematico sferico corretto con algoritmo MLEM (a) e con algoritmo GC
(b). All’aumentare del numero di iterazioni l’artefatto di Gibbs muta da overshoot a
oscillazione.
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(a)
(b)
Figura 17: Distribuzioni dei rapporti di concentrazione dei singoli voxels nella ROI rispetto al
fondo. Fantocci matematici toroidali con rapporto di concentrazione pari a 3 (a) e 10
(b).
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(a) (b)
Figura 18: Distribuzioni dei rapporti di concentrazione dei singoli voxels nella ROI rispetto al
fondo. I grafici si riferiscono alle immagini delle sfere dell’IEC NEMA Body phan-
tomcorrette con l’algoritmo MLEM o GC, dopo 5 iterazioni (a) e 10 iterazioni (b). Il
rapporto di concentrazione sperimentale è di 10.5.
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(a) (b)
Figura 19: Profilo lungo l’asse centrale x del piano equatoriale della sfera di 28 mm di diametro
(a) e 37 mm di diametro dell’immagine sperimentale fantoccio NEMA IEC Body
Phantom. I profili sono stati estratti dalle immagini corrette con l’algoritmo MLEM.
(a) (b)
Figura 20: Profilo lungo l’asse centrale x del piano equatoriale della sfera di 28 mm di diametro
(a) e 37 mm di diametro dell’immagine sperimentale fantoccio NEMA IEC Body
Phantom. I profili sono stati estratti dalle immagini corrette con l’algoritmo GC.
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Alla base di una corretta valutazione dosimetrica per l’impiego di radiofarmaci in
medicina nucleare c’è una precisa misura dell’attività del radionuclide nei siti di interesse.
La misura dell’attività del radionuclide può essere effettuata tramite immagini scin-
tigrafiche bidimensionali, oppure tramite tomografia SPECT o PET, a seconda del
radionuclide utilizzato e delle esigenze del paziente.
E’ chiaro che, per la quantificazione dei valori di attività, un imaging tridimensionale
è da preferirsi nei casi in cui si sospetta una sovrapposizione di più sorgenti nelle
immagini scintigrafiche.
Il limite maggiore nella quantificazione dell’attività a partire da immagini emissive è
l’effetto di volume parziale, secondo cui i conteggi dovuti all’attività in un punto dello
spazio vengono distribuiti su una regione estesa a più voxels. Questo può causare una
severa sottostima del valore di attività.
I metodi di correzione dell’effetto di volume parziale possono essere applicati sia in
fase di ricostruzione delle immagini tomografiche, sia sulle immagini tomografiche finali.
L’accesso ai dati di acquisizione non è sempre garantito nella pratica clinica per cui
questo lavoro si è concentrato su un metodo di correzione post-recontruction.
La correzione è stata applicata a immagini di tomografia SPECT, però la trattazio-
ne teorica resta comunque valida anche negli altri casi di imaging emissivo (PET e
scintigrafia).
In un lavoro svolto in precedenza è stato mostrato un metodo per il calcolo di
fattori correttivi dell’effetto di volume parziale da applicare per la quantificazione della
concentrazione media di attività in ROIs di forma cubica [17].
In questo lavoro, lo stesso metodo per il calcolo dei fattori correttivi è stato applicato a
livello di singolo voxel dell’immagine.
A partire dai fattori correttivi, che legano i valori di attività misurati nei singoli
voxels dell’immagine ai valori di attività "reali", tramite algoritimi iterativi è stato
possibile ottenere immagini corrette per l’effetto di volume parziale che permettono una
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migliore quantificazione della concentrazione media di attività in ROI di qualsiasi forma
geometrica.
In particolare, il recupero della concentrazione media di attività è totale per le ROIs
con dimensioni in tutte e tre le direzioni (x,y e z) maggiori di 1.5 volte la larghezza
della PSF, mentre negli altri casi è parziale. Ma la quantificazione è comunque migliore
rispetto a quella effettuata sulle immagini tomografiche senza aver applicato nessuna
correzione dell’effetto di volume parziale.
La correzione dell’effetto di volume parziale a livello di singolo voxel permetterebbe
anche la valutazione delle disomogeneità di captazione all’interno delle ROIs.
Le correzioni per gli effetti della PSF del sistema introducono però degli artefatti nelle
immagini, i cosiddetti artefatti di Gibbs, che causano delle oscillazioni dei valori dei
voxels. Ai fini della quantificazione dell’attività nel singolo voxel, gli artefatti di Gibbs
sono tali da creare una sovrastima fino al 100% in più del valore di attività vero per i
casi studiati in questo lavoro.
Esistono diversi metodi, detti di regolarizzazione, per la minimizzazione degli artefatti
di Gibbs [25–31]. L’introduzione di metodi di regolarizzazione degli artefatti di Gibbs
nell’algoritmo di correzione del PVE è fra gli obiettivi futuri. I fantocci matematici
sviluppati in questo lavoro potrebbero aiutare a scegliere fra i numerosi metodi proposti
e soprattutto ad esplorare nuovi metodi di regolarizzazione.
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